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Chapitre 1 : Introduction
L’imagerie par re´sonance magne´tique (IRM) est devenu un outil incontournable dans
l’e´tude de la fonction et de l’anatomie du cerveau humain in vivo. Aujourd’hui, les
cliniciens ne cherchent plus non seulement a` comprendre quelle structure ou re´seaux
fonctionnels du cerveaux sont touche´s par les diffe´rentes pathologies existantes, mais
e´galement quels sont les me´chanismes pathophysiologiques intervenant au niveau cellu-
laire. Pour re´pondre a` cette demande, les physiciens de´veloppent de nouvelles me´thodes
allant au-dela` de l’utilisation conventionnelle des images ponde´re´es en T1 et T2, qui
ne fournissent pas d’informations quantitatives, remplac¸ant celles-ci par des approches
quantitatives reposant sur une mode´lisation biophysique et multi-compartimentales du
tissu ce´re´bral. La relaxome´trie quantitative (IRMd) et la microscopie par IRM de diffu-
sion (µ-IRMd) sont deux modalities e´mergeantes qui ont permis avec succe`s de pousser
plus loin cette ide´e en allant au-dela` de la re´solution initiale des images IRM. Ces deux
modalite´s permettent l’acce`s a` des informations de type microstructurales en particulier
de la matie`re blanche. Cette the`se se concentre ainsi sur leur potentiel pour analyser la
structure de la matie`re blanche au niveau cellulaire.
D’un coˆte´, les temps de relaxation T1 et T2, par leur sensibilite´ a` l’environnement
mole´culaire et aux diffe´rents compartiments d’eau induits par l’organisation du tissu,
permettent de caracte´riser la microstructure du tissu ce´re´bral. Il est ainsi possible
d’extraire des informations sur l’organisation et la nature de la microstructure. Par
exemple, en utilisant un mode`le multi-compartimental du signal IRM, il est possible
d’avoir acce`s a` la teneur en mye´line de la matie`re blanche, ce qui permet de caracte´riser
les maladies pour lesquelles la mye´line est atteinte ou pour e´tudier le processus de
mye´linisation lors du de´veloppement du cerveau chez l’enfant.
Observer le de´placement des mole´cules d’eau dans le tissu ce´re´bral par IRM de diffusion
est un autre moyen d’e´tudier son environnement cellulaire. En effet, graˆce a` l’interaction
de ces mole´cules avec les membranes naturelles telles que les membranes cellulaires, la
fac¸on de diffuser des mole´cules d’eau apporte une information unique sur la microstruc-
ture du tissu, correspondant a` une sorte d’empreinte de la ge´ome´trie des membranes
qui restreignent ou entravent leur de´placement. L’IRM de diffusion a e´te´ largement
utilise´e pour exploiter l’anistropie du de´placement de l’eau pour infe´rer la connectivite´
anatomique du cerveau humain in vivo en utilisant des techniques de tractographie
de´sormais bien e´tablies. Plus re´cemment, la microscopie par IRM de diffusion est ap-
paru pour aller au-dela` de l’information angulaire, par la mode´lisation ge´ome´trique du
tissu et des protocoles adapte´es pour caracte´riser les diffe´rentes populations de cellules,
en essayant d’extraire leurs caracte´ristiques telles que leur distribution locale ou leurs di-
mensions et densite´. Le principal objectif de cette the`se est d’utiliser ces deux modalite´s
pour e´tablir la me´thodologie pour e´tudie la microstructure de la matie`re blanche du
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cerveau humain in vivo dans le but de de´velopper des atlas normatifs. Bien que pouvant
fournir des biomarqueurs ne´cessaires au diagnostic de maladies touchant la microstruc-
ture du cerveau, l’utilisation de ces deux modalite´s en routine clinique est tre`s limite´e du
fait de l’importante contrainte du temps d’acquisition. C’est pourquoi quelques e´tudes
re´centes[1][2] sont focalise´es sur leur faisabilite´ clinique. La difficulte´ re´side en premier
lieu dans le fait de garder la pre´cision des parame`tres microstructurels estime´s (pouvant
eˆtre valide´ par l’e´tude histologique du tissu) tout en diminuant le temps d’acquisition.
Les scanners IRM a` haut et tre`s haut champs ainsi que des gradients de plus en plus puis-
sants et rapides ouvrent de nouvelles possibilite´s pour re´duire le temps d’acquisition tout
en pre´servant la pre´cision des parame`tres quantitatifs estime´s. D’autre part, la relation
entre la microstructure sous-jacente et les parame`tres extraits a` une re´solution de l’ordre
du millime`tre reste a` eˆtre pre´cise´e. C’est une des raisons qui ont motive´ la cre´ation de
deux consortiums internationaux centre´s sur la microstructure du cerveau humain: le
projet Europe´en CONNECT (Consortium of NeuroImagers for the Non-invasive Explo-
ration of Brain connectivity and Tracts) et le projet Ame´ricain Connectome, dont le but
est de combiner de larges bases de donne´es pour mieux comprendre la microstructure
du cerveau et sa connectivite´.
La premie`re partie de cette the`se est directement inscrite dans le projet CONNECT et
a pour but de de´velopper des atlas normatifs des temps de relaxation T1 et T2 a` haute
re´solution a` partir des cartes individuelles de 79 sujets sains de la base Archi acquise
dans le contexte de ce projet a` NeuroSpin sur le syste`me IRM Siemens Tim Trio 3T.
Les profils des parame`tres de diffusion et de relaxome´trie extraits ont e´te´ construits le
long de grands faisceaux de matie`res blanches, en utilisant les atlas de T1, T2 et de ceux
de´rive´s de l’atlas de connectivite´ (Anisotropie Fractionelle (FA), le coefficient de diffusion
apparent (ADC) et les cartes de diffusivite´s axiale et radiale) et ont e´te´ analyse´s d’un
point de vue anatomique et compare´s dans le cadre de l’e´tude de la corre´lation entre ces
parame`tres. L’asyme´trie interhe´misphe´rique a e´te´ e´galement e´tudie´e en comparant les
profils droits et gauches de chaque faisceaux. Cette partie pre´sente donc les premiers
atlas T1 et T2 a` haute re´solution construits a` partir d’une large base de donne´es qui
peut eˆtre utilise´ comme re´fe´rence pour des e´tudes comparatives. De plus, l’atlas de con-
nectivite´ ARCHI permet de projeter n’importe quelle information le long des faisceaux
de matie`res blanches, fournissant ainsi une unique fac¸on d’e´tudier la microstructure
des grands faisceaux de matie`res blanches. Parce que les parame`tres de diffusion ou
de relaxome´trie souffrent d’un manque de spe´cificite´ et ne caracte´rise pas directement
l’organisation du tissu de manie`re locale, la seconde partie de cette the`se se concentre
[1]S.C.L. Deoni et al.: High Resolution T1 and T2 Mapping of the Brain in a Clinically Acceptable
Time with DESPOT1 and DESPOT2, in: Magnetic Resonance in Medicine 53 (2005), pp. 237–241.
[2]Daniel C. Alexander: A general framework for experiment design in diffusion MRI and its application
in measuring direct tissue-microstructure features, in: Magnetic Resonance in Medicine 60.2 (2008),
pp. 439–448.
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sur le domaine de la microscopie par IRM de diffusion dans le but de caracte´riser la mi-
crostructure de la matie`re blanche le long des faisceaux, de manie`re a` fournir des cartes
de leur rayons axonaux et de leur densite´ ainsi que de fournir les outils permettant de
re´aliser cette calibration dans des conditions cliniques. Deux aspects ont e´te´ conside´re´s:
la se´quence de diffusion utilise´e pour infe´rer le signal et le mode`le ge´ome´trique du tissu
lui-meˆme. Une grande varie´te´ de se´quences ont e´te´ de´rive´es de la se´quence initiale
PGSE, en utilisant diffe´rentes formes de gradients, de manie`re a` ame´liorer la pre´cision
des parame`tres estime´s. Il a e´te´ montre´[3] qu’il e´tait possible d’augmenter la sensibilite´
a` la microstructure en utilisant un sche´ma d’optimisation prenant en compte le mode`le
de tissu et les contraintes mate´rielles pour fournir des formes de gradients optimise´es qui
peuvent eˆtre applique´es en routine clinique. C’est dans ce cadre que nous avons devel-
oppe´ une se´quence de diffusion unique sur le 3T et 7T Siemens cliniques de NeuroSpin,
capable de jour n’importe quelle forme de gradients de la PGSE aux formes totalement
arbitraires. Cette se´quence permet pour la premie`re fois d’acque´rir des donne´es de dif-
fusion de sujets humains avec des formes arbitraires. Elle a d’abord e´te´ utilise´e pour
cartographier les rayons d’axones et la densite´ dans le corps calleux pour 14 sujets sains
sur le 7T clinique de NeuroSpin. Le but de cette e´tude e´tait d’exploiter le potentiel du
haut champ et d’e´tudier les profils de ces parame`tres structurels au niveau du groupe.
D’autre part, une e´tude en cours a pour but de comparer les re´sultats obtenus en util-
isant un gradient oscillant trapezoidal optimise´ avec ceux obtenus en utilisant la PGSE.
Enfin, nous avons propose´ un nouveau mode`le prenant en compte la nature biphasique
de l’eau dans les tissus vivants, se´parant les mole´cules d’eau en deux compartiments
caracte´rise´s par une diffusivite´ lente et une diffusivite´ rapide. Ce nouveau mode`le pour-
rait aider a` limiter la surestimation des petits rayons que l’on peut observer dans les
e´tudes de calibration axonale. Ce travail permet d’ouvrir de nouvelles perspectives en
utilisant notre se´quence pour estimer le diame`tre des axones chez des patients souffrant
de pathologies ou` la matie`re blanche peut eˆtre atteinte et e´galement de comparer les
re´sultats avec la se´quence PGSE et les formes de gradients optimise´es.
[3]Ivana Drobnjak et al.: Optimizing gradient waveforms for microstructure sensitivity in diffusion-
weighted MR, in: Journal of Magnetic Resonance 206.1 (2010), pp. 41 –51.
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Chapitre 2: Modalite´s d’IRM de´die´es a` l’e´tude de la mi-
crostructure
L’imagerie par re´sonance magne´tique[4][5] est une modalite´ cle´ de l’e´tude du cerveau
humain, puisqu’elle repose sur le principe de re´sonance magne´tique des protons des
mole´cules d’eau qui repre´sente 80% du cerveau. Fournissant des informations a` la fois
structurelle par les images ponde´re´es en T1 et T2, temps de relaxation caracte´ristiques
des spins des mole´cules d’eau, mais aussi des informations fonctionnelles, elle per-
met de´sormais de sonder la structure du cerveau a` une re´solution bien infe´rieure a` la
re´solution initiale des images, via l’IRM quantitative et l’IRM de diffusion. Les donne´es
de relaxome´trie permettent de cartographier les temps T1 et T2 de relaxation, spe´cifiques
des diffe´rents tissus pendant que l’IRM de diffusion se concentre sur le mouvement des
mole´cules d’eau, re´ve´lant la structure du tissu par leur interaction avec les membranes et
permettant, dans la matie`re blanche, d’e´tudier la connectivite´ anatomique du cerveau.
3.1 IRM quantitative: Relaxome´trie
Les images IRM obtenues par des se´quences de type spin echo ne peuvent fournir des
informations quantitatives, le signal e´tant un me´lange de ponde´ration en densite´ pro-
tonique, en T1 ou en T2. Ces contrastes sont de´pendants de l’acquisition. L’IRM quan-
titative se concentre sur l’extraction de parame`tres permettant de comparer les tissus
de manie`re quantitative. Une des modalite´s de l’IRM quantitative est la relaxome´trie.
Celle-ci vise a` extraire les temps de relaxation T1, T2 ou T
∗
2 graˆce a` des se´quences
adapte´es. Ces temps de relaxation peuvent fournir des informations sur la microstruc-
ture du cerveau par leur sensibilite´ aux diffe´rents types de compartiments d’eau qui
composent le tissu ce´re´bral et a` l’environnement mole´culaire. Ainsi pour l’eau intra
et extra-cellulaire, conside´re´e comme relativement libre, les temps de relaxation seront
plus longs que dans le cas de l’eau contenu dans la couche de mye´line. Cette re´duction
du temps de relaxation est principalement due a` la pre´sence de macromole´cules telles
que le cholesterol. Le taux de fer contenu dans le tissu a e´galement une forte influence
sur la relaxation T2 du tissu. C’est pourquoi ces temps de relaxation sont a` la fois
utilise´e dans l’e´tude de mesure de taux de fer[6] mais aussi dans l’e´tude du processus
[4]P. C. Lauterbur: Image Formation by Induced Local Interactions: Examples Employing Nuclear
Magnetic Resonance, in: Nature 1973, 190–191.
[5]P Mansfield: Multi-planar image formation using NMR spin echoes, in: Journal of Physics C: Solid
State Physics 10.3 (1977), p. L55.
[6]Khader M. Hasan et al.: Human brain iron mapping using atlas-based T2 relaxometry, in: Magnetic
Resonance in Medicine 67.3 (2012), pp. 731–739.
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de maturation de mye´line[7], ou pour fournir des biomarqueurs de diffe´rentes patholo-
gies[8]. Par la de´composition du signal en plusieurs compartiments, il est ainsi possible
d’extraire des fractions volumiques des diffe´rents compartiments d’eau, et notamment
celle associe´e a` la mye´line. Cette fraction de mye´line est un outil important dans l’e´tude
de la de´mye´linisation qui peut apparaˆıtre dans certaines pathologies comme la scle´rose
en plaques[9]. Ainsi la cartographie de ces temps de relaxation est un point essentiel
dans l’e´tude de la microstructure. Le temps de relaxation T1 peut eˆtre extrait graˆce
a` une se´quence d’inversion-re´cupe´ration. Cette se´quence de´bute par une RF a` 180◦,
inversant totalement l’aimantation longitudinale. Apre`s un temps d’inversion TI, une
RF d’excitation de 90◦ est applique´e, basculant l’aimantation longitudinale dans le plan
transversal. La technique de l’inversion permet d’augmenter la diffe´rentation des tissus
en T1 (la repousse de´crit un trajet deux fois plus longs). La ponde´ration en T1 de´pendera
donc du temps d’inversion. En utilisant cette se´quence, en variant les temps d’inversion,




Les temps de relaxation T2 peuvent eux eˆtre extraits en utilisant une se´quence d’e´cho
de spins avec des temps d’e´cho diffe´rents, a` partir de l’e´quation






Les deux se´quences d’extraction de temps de relaxation ne´cessite un TR suffisamment
long pour que la repousse longitudinale soit comple`te. Ces se´quences demandent un
nombre suffisant de points temporels pour extraire les parame`tres de manie`re pre´cise,
ce qui ne´cessairement demande de longues acquisitions qui ne sont pas pratiquables en
routine clinique. C’est pourquoi des se´quences alternatives ont e´te´ propose´es[10][11][12]
permettant de re´duire le temps d’acquisition. Une autre possibilite´ est d’utiliser un
train d’e´cho EPI, permettant de re´duire le temps d’acquisition a` 5 minutes pour chaque
temps[13].
[7]Sean C.L. Deoni et al.: Investigating white matter development in infancy and early childhood using
myelin water faction and relaxation time mapping, in: NeuroImage 63.3 (2012), pp. 1038 –1053.
[8]V.L Stevenson et al.: Variations in T1 and T2 relaxation times of normal appearing white matter
and lesions in multiple sclerosis, in: Journal of the neurological sciences 178 (2 2000), pp. 81–87.
[9]C. Laule et al.: Water content and myelin water fraction in multiple sclerosis, English, in: Journal
of Neurology 251.3 (2004), pp. 284–293.
[10]Sean C.L. Deoni et al.: Rapid combined T1 and T2 mapping using gradient recalled acquisition in
the steady state, in: Magnetic Resonance in Medicine 49.3 (2003), pp. 515–526.
[11]Deoni et al.: High Resolution T1 and T2 Mapping of the Brain in a Clinically Acceptable Time with
DESPOT1 and DESPOT2 (see n. [1]).
[12]Sean C.L. Deoni et al.: Gleaning multicomponent T1 and T2 information from steady-state imaging
data, in: Magnetic Resonance in Medicine 60.6 (2008), pp. 1372–1387.
[13]C. Poupon et al.: Real-time EPI T1, T2 and T2* mapping at 3T, in: Proceedings of the International
Society Magnetic Resonance in Medicine, vol. 18, 2010, p. 4983.
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3.2 IRM de diffusion
3.2.1 Processus de diffusion de l’eau
L’IRM de diffusion est une autre modalite´ permettant d’acce`der a` des caracte´ristiques
microstructurelles par l’e´tude du processus de diffusion de l’eau dans le tissu ce´re´bral.
Dans un environnement libre, les mole´cules d’eau suivent une marche ale´atoire, appele´
mouvement Brownien. La diffusion de l’eau peut eˆtre de´crite via les lois de Fick et la
seconde loi de Fick permet d’e´tablir la relation suivante :
∂P (r0, r1, t)
∂t
= D∇2P (r0, r1, t), (3)
ou` P est la probabilite´ qu’une particule a` la position r0 se de´place a` la position r1 pendant
le temps t. L’expression de cette probabilite´, appele´e propagateur de diffusion permet
d’estimer le parcours moyen parcouru par une mole´cule d’eau. Dans le cas de l’eau libre,
ce parcours moyen[14] est, compte tenu d’un propagateur gaussien: x =
√
2nD∆t avec
D le coefficient de diffusion (autour 2×10−9m2s−1 pour l’eau pure a` 20◦) et ∆t le temps
pendant lequel les mole´cules diffusent, et n la dimension. Dans le cas d’une diffusion
restreinte (par des membranes par exemple), le de´placement moyen va eˆtre tre`s vite
limite´, au fur et a` mesure que les mole´cules vont rencontrer les obstacles. C’est cette
interaction des mole´cules avec les membranes qui permet d’infe´rer des informations sur
la microstructure dans laquelle e´volue les mole´cules. De plus, lorsque la diffusion peut
eˆtre anisotrope lorsque les mole´cule sont moins contraintes dans certaines directions que
dans d’autres. Cette configuration se trouve dans la matie`re blanche, ou` les mole´cules
vont pre´fe´rentiellement circuler le long des axons plutoˆt que perpendiculairement. Par la
mode´lisation locale angulaire du propagateur, il est donc possible de retracer les grands
chemins suivis par l’eau dans le cerveau, principalement de´finis par les grands faisceaux
de matie`re blanche. C’est pourquoi l’IRM de diffusion a e´te´ largement utilise´e pour
e´tudier la connectivite´ anatomique.
3.2.2 Se´quence de diffusion
La se´quence de diffusion utilise´e est appele´e Pulse Gradient Spin Echo (PGSE, voir Fig-
ure 1). Cette se´quence est caracte´rise´e par l’application de deux gradients de chaque coˆte´
de la refocalisation. Le premier va de´phaser les spins, le second les rephaser. Seuls les
spins qui auront e´volue´s entre le premier et le deuxie`me gradient ne seront pas rephase´s,
[14]A. Einstein: U¨ber die von der molekularkinetischen Theorie der Wa¨rme geforderte Bewegung von
in ruhenden Flu¨ssigkeiten suspendierten Teilchen, in: Annalen der Physik 322.8 (1905), pp. 549–560.
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Figure 1: Pulse Gradient Spin Echo Sequence.








avec k(t) = γ
∫ t
0 G(t
′)dt′, S0 le signal sans ponde´ration en diffusion, D le tenseur de
diffusion et G l’amplitude du gradient de diffusion. Quand le tissu est isotrope, le signal
4 devient :
S(t) = S0exp(−bD). (5)
La b-value caracte´rise la ponde´ration en diffusion, plus elle est haute, plus la ponde´ration
est forte. Dans le cas de la PGSE, elle peut s’exprimer par: b = γ2G2δ2(∆− δ3). Cette
expression du signal est valide dans le cas ou` l’environnement est libre, dans le cas
de restrictions, D peut eˆtre remplace´ par le coefficient de diffusion apparent (ADC)
repre´sentant un coefficient de diffusion moyen, inte´grant les restrictions rencontre´es par
les mole´cules d’eau. Ce coefficient s’est re´ve´le´ un indicateur d’ische´mie ce´re´brale, car-
acte´rise´e par une baisse de l’ADC[17] dans la re´gion touche´e. Il est cependant possible
d’aller au-dela` de la seule extraction de l’ADC, via des mode`les locaux de diffusion,
visant a` obtenir des informations angulaires et radiales sur le propagateur de diffusion.
3.2.3 Mode`les locaux de diffusion
[18] a e´tabli une relation fondamentale qui a permis l’e´laboration de techniques et de
mode`les permettant de reconstruire les proprie´te´s angulaires et radiales du propagateur
de diffusion. En effet, il a e´te´ de´montre´ que sous la conditions que les gradients de
[15]H. C. Torrey: Bloch Equations with Diffusion Terms, in: Phys. Rev. 104 (3 1956), pp. 563–565.
[16]E. O. Stejskal et al.: Spin Diffusion Measurements: Spin Echoes in the Presence of a Time Dependent
Field Gradient, in: The Journal of Chemical Physics 42.1 (1965), pp. 288–292.
[17]M.E. Moseley et al.: Early Detection of Ischemic Injury: Comparison of Spectroscopy, Diffusion-,
T2-, and Magnetic Susceptibility-Weighted MRI in Cats, English, in: Hans-J. Reulen et al. (eds.): Brain
Edema VIII, vol. 51 (Acta Neurochirurgica), 1990, pp. 207–209.
[18]P. T. Callaghan: Principles of nuclear magnetic resonance microscopy, 1991.
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diffusion soient infiniment courts, le signal mesure´ dans un espace appele´ Q-space e´tait
lie´ par une transforme´e de Fourier au propagateur de diffusion. Le Q-space est le dual
de l’espace du propagateur de diffusion, le vecteur q s’exprime par q = γGδq. Les gra-
dients peuvent difficilement, surtout avec des syste`mes cliniques,eˆtre infiniments courts.
C’est donc un propagateur moyen que l’on obtient lorsque cette condition n’est pas rem-
plie. Cette relation a servi de base pour extraire notamment l’information angulaire du
propagateur, notamment par l’e´valuation de la fonction de distribution d’orientations
du processus de diffusion (dODF) ou encore de la fonction de distribution d’orientations
des fibres (fODF[19]). Plusieurs mode`les ont e´te´ construits pour mesurer ces fonctions
de distribution. Le plus connu est le tenseur de diffusion (DTI[20]) qui suppose que le
processus de diffusion peut eˆtre mode´lise´e par un processus gaussien anisotrope, via un
tenseur de diffusion, prenant en compte la de´pendance du phe´nome`ne de diffusion par
rapport a` l’orientation (diffusion plus libre le long des fibres que perpendiculairement).
En mesurant le signal dans six directions, il est possible de reconstruire ce tenseur en
chaque voxel et de calculer des mesures telles que la fraction d’anisotropie (FA), le co-
efficient apparent de diffusion (ADC) et les diffusivite´s transverses et paralle`les graˆce
aux valeurs et vecteurs propres du tenseur. Ce mode`le simple de diffusion a e´te´ large-
ment adopte´ par la communaute´ clinique et est utilise´e pour les diagnostiques pre´coces
d’ische´mie ce´re´brale, caracte´rise´e par une baisse locale de l’ADC. Mais ce mode`le ren-
contre quelques limites, notamment par le fait qu’il ne parvient pas a` ge´rer les proble`mes
de croisement de fibres car le mode`le repose sur la condition de la pre´sence d’une seule
population de fibres. D’autres mode`les reposant sur la relation de fourier dans l’espace
Q ont e´te´ de´veloppe´s telles que l’Imagerie du spectre de diffusion (DSI[21]) puis les
mode`les HARDI de hautes re´solutions angulaires utilisant un e´chantillonage sphe´rique
(une b-value, plusieurs orientations) dense de l’espace Q, de´composant le signal sur des
bases d’hamoniques sphe´riques adapte´es permettant de re´cupe´rer l’ODF ou la dODF.
Un de ces mode`les, le Q-ball[22] reconstruit le signal graˆce a` la transforme´e de Funk-
Radon, permettant d’obtenir la dODF mais dont la pre´cision est limite´e par les e´tapes
d’interpolation du signal. Le Q-ball analytique[23] introduit la de´composition du sig-
nal dans une base d’harmoniques sphe´riques adapte´e et permet d’obtenir des cartes de
champs d’ODF. Pour aller plus loin, la transforme´e de de´convolution sphe´rique (SDT[24])
[19]J.-Donald Tournier et al.: Direct estimation of the fiber orientation density function from diffusion-
weighted {MRI} data using spherical deconvolution, in: NeuroImage 23.3 (2004), pp. 1176 –1185.
[20]Ibid.
[21]V.J. Wedeen et al.: Mapping fiber orientation spectra in cerebral white matter with fourier-transform
diffusion MRI, in: Proceedings of the International Society Magnetic Resonance in Medicine 8, 2000.
[22]D. S. Tuch: Diffusion MRI of complex tissue structure, PhD thesis, Cambridge, MA: Massachusetts
Institute of Technology, 2002.
[23]Maxime Descoteaux et al.: Regularized, Fast and Robust Analytical Q-Ball Imaging, in: Magn.
Reson. Med. 58 (2007), pp. 497–510.
[24]M. Descoteaux: High Angular Resolution Diffusion MRI: from Local Estimation to Segmentation
and Tractography, PhD thesis, Universite´ de Nice-Sophia-Antipolis, France, 2008.
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permet d’obtenir la fODF en de´convoluant la dODF. Une extension des mode`les HARDI
s’inte´resse e´galement a` la partie radiale du propagateur[25][26][27][28]), par l’acquisition du
signal sur plusieurs sphe`res (plusieurs valeurs de b et orientations). Certains mode`les
se fondent sur l’e´laboration de mode`le ge´ometrique du tissu pour obtenir un mode`le de
propagateur et ainsi extraire des parame`tres microstructurels.
3.2.4 Applications
L’IRM de diffusion a plusieurs applications, l’une des principales applications au-dela` de
la de´tection des ische´mies ce´re´brales, est l’e´tude de la connectivite´ anatomique via des
techniques de tractographie. La tractographie a pour but de reconstruire un ensemble de
fibres nume´riques (ne correspondant force´ment a` une re´alite´ anatomique) retrac¸ant les
grandes voies de de´placements de l’eau qui peuvent par la suite eˆtre associe´e a` des grands
faisceaux de matie`re blanche du cerveau. A partir des mode`les angulaires locaux, il est
possible de propager une ligne de courant en suivant la direction de de´placement ayant
la plus haute probabilite´, c’est le principe meˆme de la tractographie de´terministe par
lignes de courant. Cette technique a pour avantage d’eˆtre simple et relativement rapide
mais ne permet pas de de´tecter les croisements de fibres. D’autres techniques, dites
probabilistes visent a` autoriser de ne pas prendre ne´cessairement la voie de plus haute
probabilite´. Enfin, la tractographie globale permet de rechercher les fibres en optimisant
de manie`re globale. Plus que la simple information angulaire, l’IRM de diffusion permet
de fournir des informations sur la structure meˆme du tissu, via un mode`le de tissu (par
exemple un cylinder pour les axones). Ce mode`le permet de calculer le propagateur
de diffusion associe´, et donc un mode`le de signal qui peut eˆtre utilise´ pour extraire
des parame`tres tels que le rayon des axons en mesurant le signal non seulement dans
plusieurs directions mais avec plusieurs ponde´rations diffe´rentes, notamment en variant
le temps de diffusion pour eˆtre sensible aux diffe´rentes tailles des structures du tissu.
Ceci sera de´veloppe´ dans le chapitre 5.
[25]Yaniv Assaf et al.: Composite hindered and restricted model of diffusion (CHARMED) {MR} imag-
ing of the human brain, in: NeuroImage 27.1 (2005), pp. 48 –58.
[26]Haz-Edine Assemlal et al.: Efficient and robust computation of {PDF} features from diffusion {MR}
signal, in: Medical Image Analysis 13.5 (2009), Includes Special Section on the 12th International Con-
ference on Medical Imaging and Computer Assisted Intervention, pp. 715 –729.
[27]Maxime Descoteaux et al.: Multiple q-shell diffusion propagator imaging, in: Medical Image Analysis
15.4 (2011), Special section on {IPMI} 2009, pp. 603 –621.
[28]A.L. Alexander et al.: Hybrid Diffusion Imaging (HYDI), in: Engineering in Medicine and Biology
Society, 2006. EMBS ’06. 28th Annual International Conference of the IEEE, 2006, pp. 2245–2248.
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Chapter 4: Atlas des temps de relaxation dans la matie`re
blanche
L’IRM de diffusion et l’IRM quantitative ont prouve´, se´pare´ment, leur utilite´ dans l’e´tude
de la microstructure mais seulement quelques e´tudes ont cherche´ a` combiner ces deux
modalite´s ([29],[30],[31],[32]). La premie`re contribution de cette the`se est la re´alisation
dans un premier temps d’un atlas a` haute re´solution des temps de relaxation T1 et T2
a` partir des 79 sujets sains de la base ARCHI, puis la combinaison de cet atlas avec
un atlas de connectivite´, permettant notamment de construire des profils de parame`tres
quantitatifs issus de la relaxome´trie et des donne´es de diffusion le long des faisceaux de
matie`re blanche.
4.1 La base ARCHI
Les atlas ont e´te´ construits a` partir des donne´es de 79 sujets sains acquises dans le cadre
du projet europe´en CONNECT. Ces donne´es ont e´te´ acquises sur le syste`me 3T Siemens
de NeuroSpin, e´quippe´ d’une antenne 12 canaux. Le protocole regroupe des donne´es de
diffusion, de relaxome´trie, des donne´es anatomiques et fonctionnelles. Concernant les
donne´es de diffusion le protocole est le suivant : un jeu de donne´es a` haute re´solution
ponde´re´ en T1 de re´solution 1.1mm isotrope, une carte de champs B0 pour la correction a
posteriori des arte´facts de susceptibilite´, des donne´es HARDI a` b=1500s/mm2 le long de
60 directions optimise´es[33] de re´solution 1.7mm isotrope. Les donne´es de relaxome´trie
T1 ont e´te´ acquises en utilisant une se´quence EPI spin echo avec 10 temps d’inversion
(300ms-3000ms). Les donne´es de relaxome´trie T2 ont e´te´ acquises en utilisant une EPI
spin e´cho avec 10 temps d’e´cho (30ms-200ms).
4.2 Construction de l’atlas de connectivite´
Les images de diffusion ont e´te´ soumises a` une chaˆıne de traitements en utilisant le
logiciel Brainvisa/CONNECTOMIST permettant de construire des atlas d’anisotropie
[29]A. Cherubini et al.: Characterization of white matter fiber bundles with T2 relaxometry and diffusion
tensor imaging, in: Magnetic Resonance in Medicine 61.5 (2009), pp. 1066–1072.
[30]P.Yves Herve et al.: Structural properties of the corticospinal tract in the human brain: a magnetic
resonance imaging study at 7 Tesla, English, in: Brain Structure and Function 216.3 (2011), pp. 255–262.
[31]B. Russell-Schulz et al.: What causes the hyperintense T2-weighting and increased short T2 signal
in the cortico-spinal tract?, in: Magnetic Resonance Imaging 31 (3 2013), pp. 329–335.
[32]S. De Santis et al.: Why diffusion tensor {MRI} does well only some of the time: Variance and
covariance of white matter tissue microstructure attributes in the living human brain, in: NeuroImage
89.0 (2014), pp. 35 –44.
[33]J. Dubois et al.: Optimized diffusion gradient orientation schemes for corrupted clinical DTI
data sets, English, in: Magnetic Resonance Materials in Physics, Biology and Medicine 19.3 (2006),
pp. 134–143.
Re´sume´ en franc¸ais de la the`se 11
fractionnelle, de coefficient apparent de diffusion, et des diffusivite´s transverses et ax-
iales. Dans un premier temps, les donne´es ont e´te´ corrige´es pour toutes les sources
d’artefacts inhe´rentes a` l’IRM de diffusion: le mouvement, les spikes, les artefacts de
susceptibilite´, les courants de Foucault, etc... Pour chaque sujet, un champ d’ODF a e´te´
calcule´ en utilisant le mode`le SDT, permettant ainsi de construire un tractrogramme en
utilisant un algorithme de tractographie de´terministe par lignes de courant. Les fibres
de chaque sujet ont alors e´te´ clusterise´es en faisceaux en utilisant l’algorithme de´veloppe´
par Guevara[34]. L’atlas des grands faisceaux de matie`re blanche de´veloppe´ dans cette
e´tude est par la suite utilise´ pour labelliser les faisceaux obtenus, en calculant la dis-
tance la plus courte entre la fibre centroide de chaque faisceau de l’atlas et celle de
chaque faisceau du sujet. Ainsi pour chaque sujet, 38 long faisceaux de matie`re blanche
ont e´te´ labellise´s: 15 dans chaque he´misphe`re et 4 interhe´misphe´rique (l’arque´, l’arque´
ante´rieur et poste´rieur, le faisceau cingulaire court, temporal et long, le faisceau fronto-
occipital infe´rieur, le faisceau longitudinal infe´rieur, le fornix, l’uncine´, les radiations
thalamiques, le corps calleux divise´ en quatre parties (Rostrum, Genou, Corps, Sple-
nium)) ainsi que 94 faisceaux courts. Pour cre´er l’atlas, il est ne´cessaire de de´finir un
espace commun. Puisque notre e´tude porte sur la connectivite´ anatomique, il est impor-
tant de pre´server les informations d’orientation contenues dans les donne´es de diffusion.
Nous avons utilise´ ici l’agorithme DTI-TK[35], permettant un recalage diffe´omorphique
base´ sur les tenseurs de diffusion, optimise´ pour pre´server l’anatomie de la matie`re
blanche. Toutes les donne´es, de relaxome´trie et de diffusion, ont e´te´ ainsi projete´ sur
dans un meˆme espace permettant de construire les atlas. D’autre part, une technique de
super-re´solution a e´te´ applique´e. Cette technique repose sur la projection de n’importe
quelle donne´es scalaires sur un tractogramme dense de lignes de courants construit a` une
tre`s haute re´solution, de´termine´e par exemple par le pas utilise´ pour cre´er les fibres dans
la tractographie. Cette approche a e´te´ e´tendue au niveau du groupe pour construire des
atlas de parame`tres de diffusion et de relaxome´trie a` haute re´solution de 500µm.
[34]P. Guevara et al.: Robust clustering of massive tractography datasets, in: NeuroImage 54.3 (2011),
pp. 1975 –1993.
[35]Hui Zhang et al.: Deformable registration of diffusion tensor {MR} images with explicit orientation
optimization, in: Medical Image Analysis 10.5 (2006), ¡ce:title¿The Eighth International Conference on
Medical Imaging and Computer Assisted Intervention – {MICCAI} 2005¡/ce:title¿ ¡xocs:full-name¿The
Eighth International Conference on Medical Imaging and Computer Assisted Intervention – {MICCAI}
2005¡/xocs:full-name¿, pp. 764 –785.
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Figure 2: First line: 1.7 mm isotropic resolution atlases of quantitative T1(left)
and T2(right) relaxation times obtained from the 79 subjects of the CONNECT/Archi
database, second line : 500µm isotropic resolution atlases using the super resolution
technique
4.3 Construction de l’atlas de relaxome´trie
Les cartes individuelles de relaxome´trie ont e´te´ construites en estimant les parame`tres
graˆce aux e´quation suivantes en utilisant l’algorithme de Levenberg-Marquardt en initial-
isant T1 et T2 a` des valeurs connues de la litte´rature a` 3T (
[36]): T1=1000ms, T2=90ms:
S = ρ |1− 2 exp (−TI/T1)| and S = ρ exp (−TE/T2) , ρ e´tant la densite´ protonique, TI
le temps d’inversion et TE le temps d’e´cho. Les cartes de T1 et T2 ont e´te´ recale´s dans
l’espace des donne´es de diffusion puis dans l’espace commun de´termine´ par le template
construit par l’algorithme DTI-TK. Des atlas T1 et T2 a` haute re´solution ont ensuite
e´te´ construits, la figure 2 montre les deux atlas obtenus.
4.4 Profils quantitatifs le long des faisceaux de matie`re blanche, anal-
yse d’asymme´trie et corre´lation entre les temps de relaxation et les
parame`tres de diffusion
A partir des atlas a` haute re´solution de connectivite´ et des temps de relaxation, nous
avons construit des profils des diffe´rents parame`tres quantitatifs le long des faisceaux de
matie`re blanche. Pour chaque faisceau, un centroide commun a e´te´ calcule´ a` partir du
regroupement des faisceaux de chaque sujet. Ce centroide va servir de re´fe´rence pour
[36]Janaka P. Wansapura et al.: NMR relaxation times in the human brain at 3.0 tesla, in: Journal of
Magnetic Resonance Imaging 9.4 (1999), pp. 531–538.
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projeter l’information. Ce centroide est ensuite divise´ en sections de 1mm. Une carte de
distance a e´te´ calcule´e, ou` chaque voxel rec¸oit le label correspondant a` la section la plus
proche. Les valeurs scalaires pour chaque section sont calcule´es en inte´grant les valeurs
en chaque point des fibres (e´chantillonne´es tous les 0.1mm) dont le label correspond a`
celui de la section. De plus, pour garantir la comparaison droite/gauche le centroide
gauche a e´te´ obtenu en projetant les fibres gauches de tous les sujets sur l’he´misphe`re
droit graˆce a` une syme´trie par rapport au plan interhe´misphe´rique. Le centroid est
finalement calcule´ a` partir du regroupement des fibres droites et gauches avant d’eˆtre
reprojete´ a` gauche. Nous avons pu ainsi faire une analyse anatomique des profiles
le long de plusieurs grands faisceaux. De plus, un indice d’asymme´trie a e´te´ calcule´
A(s) = (m(s)left −m(s)right)/(m(s)right + m(s)left), suivi d’un test de Wilcoxon pour
de´terminer les diffe´rences significatives. Nous avons pu ainsi relever des asymme´tries
significatives entre les deux he´misphe`res pour le faisceau arque´ et le faisceau cingulaire
par exemple, montrant que le coˆte´ gauche semblait plus anisotrope et peut-eˆtre plus
dense en fibres. Les re´sultats obtenus pour le faisceau arque´ sont montre´ dans la figure
3. Nous avons e´galement e´tudie´ localement les corre´lations entre les temps de relaxation
et les parame`tres issus des donne´es de diffusion. Cette analyse confirme la sensibilite´ des
temps T1 et T2 a` la microstructure et notamment a` l’anisotropie du tissu. Cependant,
ils ne contiennent clairement pas la meˆme information sur la microstructure et s’ave`rent
comple´mentaires de l’analyse de la microstructure par IRM de diffusion. La figure 4
montre un exemple de ces corre´lations sur le faisceau arque´.
4.5 Conclusion
Cette partie de la the`se a permis de construire un atlas a` haute re´solution des temps
de relaxation T1 et T2 et de combiner les informations de relaxome´trie et de diffusion
pour caracte´riser les grands faisceaux de matie`re blanche ainsi qu’analyser les diffe´rences
interhe´misphe´riques entre les profils. Les corre´lations observe´es entre les parame`tres de
diffusion et les temps de relaxation montrent que la combinaison de ces deux modalite´s
permet potentiellement de mieux caracte´riser la microstructure, notamment par le biais
de la sensbilite´ de T1 et T2 a` la mye´line, qui peut aider a` expliquer des variations
d’anisotropie fractionnelle par exemple.
5. Cartographie de la microstructure par IRM de diffusion
L’IRM de diffusion permet de fournir des parame`tres locaux de l’organisation de la mi-
crostructure tels que la densite´ et les rayons des cellules. Ces parame`tres, beaucoup plus
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Figure 3: Left Columns : Average T1, T2, FA, ADC, λ‖ and λ⊥ profiles of the arcuate
tracts In green : right bundle profiles, in blue left bundle profiles. Individual profiles
are also plotted. Right Columns : Interhemispheric asymmetries (red lines correspond
to regions with at least 4 significantly asymmetric sections)
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Figure 4: Correlation between T1/T2 relaxation times and diffusion parameters :
arcuate tract
spe´cifiques que l’anisotropie fractionnelle ou le coefficient de diffusion apparent, permet-
tent d’approcher une microscopie in vivo du tissu par IRM. A partir d’un mode`le de tissu,
il est possible de calculer le propagateur de diffusion associe´ graˆce a` un e´chantillonage
de l’espace Q approprie´. Diffe´rents mode`les ont e´te´ de´veloppe´s, ainsi que diffe´rentes
se´quences.
5.1 Mode´lisation du tissu
5.1.1 Mode`les de la litte´rature
Les mode`les de tissu propose´ dans la litte´rature reposent sur l’organisation naturelle
du tissu en compartiments d’eau. Une fois ces compartiments de´finis, il est ne´cessaire
de conside´rer le proble`me d’e´change d’eau entre les diffe´rents compartiments. Plusieurs
mode`les ont e´te´ de´veloppe´s, essentiellement pour la matie`re blanche. Le mode`le gaussien
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monoexponentiel du tenseur permet d’approximer le signal mais ne se re´ve`le pas suff-
isants pour des valeurs de b suffisamment hautes. C’est pourquoi un mode`le biexpo-
nentiel a e´te´ de´veloppe´, montrant une bonne capacite´ a` approximer le signal: S =
S0(fslow exp(−bDslow) + ffast exp(−bDfast)) avec deux compartiments caracte´rise´s par
des coefficients de diffusion ”lent” et ”rapide” mais la nature des compartiments associe´s
est toujours en discussion. D’autres mode`les ont e´te´ de´veloppe´s a` partir d’un mode`le
ge´ome´trique du tissu, tels que le mode`le ”ball and stick”[37] de´finissant deux compar-
timents de la matie`re blanche, l’un totalement anistrope, correspondant a` la diffusion
intra axonale, l’autre totalement isotrope, correspondant a` la diffusion extra-cellulaire.
Mais l’un des mode`les fondamentaux de la matie`re blanche est le mode`le CHARMED[38].
Ce mode`le conside`re une diffusion entrave´e dans l’espace extra-axonal et une diffusion
restreinte dans l’espace intra-axonal. Les axones sont repre´sente´s comme une population
de cylindres imperme´ables. Cette hypothe`se fondamentale d’imperme´abilite´ vient du fait
que la couche de mye´line ralenti l’e´change et que conside´rant le temps de l’expe´rience, on
peut conside´rer que l’e´change est lent et qu’on observera donc pas d’e´change. L’e´quation
totale du signal est de´fini par: E(q) = fhinderedEhindered + frestrictedErestricted avec les
fractions volumiques associe´es a` chaque compartiments. Ce mode`le a e´te´ e´tendu, no-
tamment en conside´rant des axones non pas d’un seul rayon mais d’une distribution
de rayons, ou encore en tenant en compte la dispersion potentielle des axones[39]. La
mode´lisation de la matie`re grise est plus complique´e, essentiellement par le fait que la
perme´abilite´ des membranes y est beaucoup plus grande. Des mode`les mixtes permet-
tent ne´anmoins d’extraire des informations de type densite´ de neurites[40][41].
5.1.2 De´veloppement d’un nouveau mode`le
Le mode`le biexponentiel repose sur la se´paration de l’eau contenu dans les tissus en
deux pools, l’un caracte´rise´ par un coefficient de diffusion lent, l’autre par un coefficient
rapide. Il est cependant difficile de de´terminer a` quoi correspondent ces deux comparti-
ments. Les premie`res hypothe`ses furent d’affecter au pool lent les mole´cules d’eau dont
le mouvement est restreint, donc le pool intra-cellulaire et le pool rapide au pool d’eau
extra-cellulaire. Mais quelques expe´riences ont montre´ que les fractions respectivent
[37]T.E.J. Behrens et al.: Characterization and propagation of uncertainty in diffusion-weighted MR
imaging, in: Magnetic Resonance in Medicine 50.5 (2003), pp. 1077–1088.
[38]Yaniv Assaf et al.: New modeling and experimental framework to characterize hindered and restricted
water diffusion in brain white matter, in: Magnetic Resonance in Medicine 52.5 (2004), pp. 965–978.
[39]Hui Zhang et al.: Axon diameter mapping in the presence of orientation dispersion with diffusion
{MRI}, in: NeuroImage 56.3 (2011), pp. 1301 –1315.
[40]Sune N. Jespersen et al.: Neurite density from magnetic resonance diffusion measurements at ul-
trahigh field: Comparison with light microscopy and electron microscopy, in: NeuroImage 49.1 (2010),
pp. 205 –216.
[41]Hui Zhang et al.: NODDI: Practical in vivo neurite orientation dispersion and density imaging of
the human brain, in: NeuroImage 61.4 (2012), pp. 1000 –1016.
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des deux pools ne correspondent pas aux fractions intra/extra cellulaires du tissu[42].
Ils existent plusieurs autres hypothe`ses, nous nous inte´resserons ici a` celle qui repose
sur l’aspect structure´ de l’organisation de l’eau a` proximite´ de prote´ines, notamment a`
proximite´ des membranes cellulaires. Les mole´cules d’eau sont en effet attire´s par les
charges ne´gatives des prote´ines, ce qui entraˆınent une organisation tre`s structure´e de
l’eau, re´duisant la mobilite´ des mole´cules. La membrane e´tant riches en prote´ines, cet
effet est observe´ majoritairement le long de celles-ci, mais on peut le retrouver e´galement
a` l’inte´rieur de la cellule meˆme, autour des macromole´cules. De re´cents travaux, porte´s
sur l’origine de la re´duction de l’ADC dans le cas du gonflement cellulaire[43] sont venus
e´tayer davantage cette hypothe`se, puisque le gonflement entraˆıne une augmentation de
la surface des membranes et donc du pool lent. Dans cette the`se, nous avons inclus
dans le mode`le cylindrique des axones du mode`le CHARMED cette pre´sence de deux
pools a` diffusivite´s lentes et rapides. Nous avons de´veloppe´ les e´quations du signal en
utilisant ce mode`le dans le cas de la se´quence PGSE avec comme hypothe`se de gradients
de diffusion de dure´e finie. Nous avons e´galement calcule´ le signal pour une ge´ome´trie
sphe´rique, pour l’appliquer dans le cas de cellule de la matie`re grise.
5.2 Microscopie par IRM
Le parcours moyen des mole´cules d’eau de´pend fortement des restrictions rencontre´es
par la mole´cule. Un parame`tre important est le temps de diffusion. Plus celui-ci sera
important, plus les mole´cules auront la chance de rencontrer les restrictions alors que si
le temps de diffusion ne permet pas aux mole´cules de parcourir une distance suffisante
pour rencontrer les membranes (diame`tre d’une celllule par exemple), leur mouvement
peut-eˆtre assimile´ a` un mouvement libre. La microscopie par IRM fait ainsi varier le
temps de diffusion de fac¸on a` eˆtre sensible a` l’ensemble des tailles de structures du tissu
ce´re´bral. Les expe´riences reposent donc sur un echantillonage du temps de diffusion,
ainsi que des diffe´rences de ponde´ration en diffusion. Les structures observe´es e´tant
petites (de l’ordre du micron), il faut parfois atteindre des temps suffisaments courts
tout en pre´servant la ponde´ration en diffusion, ne´cessaire pour eˆtre sensible a` l’effet de
restriction.
[42]Thoralf Niendorf et al.: Biexponential diffusion attenuation in various states of brain tissue: Impli-
cations for diffusion-weighted imaging, in: Magnetic Resonance in Medicine 36.6 (1996), pp. 847–857.
[43]Ileana Ozana Jelescu et al.: Effects of hypotonic stress and ouabain on the apparent diffusion coeffi-
cient of water at cellular and tissue levels in Aplysia, in: NMR in Biomedicine 27.3 (2014), pp. 280–290.
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5.2.1 Microscopie par IRM avec la se´quence PGSE
5.2.1.1 Protocoles ActiveAx et AxCaliber La se´quence de base de ponde´ration
en diffusion, la PGSE, est au centre de deux grands protocoles de´veloppe´s pour infe´rer
les tailles et densite´s axonales. Le mode`le CHARMED est utilise´ comme mode`le de
la matie`re blanche pour ces deux protocoles. Le premier, AxCaliber[44], a pour but
d’extraire la distribution axonale locale (e´tablie a` partir des donne´es histologiques comme
une fonction Γ), en conside´rant les axones comme des cylindres imperme´ables. Cette
technique ne´cessite de connaˆıtre l’orientation des fibres a priori, car le signal est mesure´
perpendiculairement aux fibres de manie`res a` eˆtre sensible a` la restriction. Le gradient
de diffusion est tre`s court, et le protocole consiste a` effectuer un large e´chantillonage
des temps de diffusion (de 10ms a` 150ms) de manie`re a` eˆtre sensible aux diffe´rentes
populations d’axones. L’intensite´ du gradient est e´galement incre´mente´e pour chaque
temps de diffusion. Ce protocole a permis d’extraire les distributions axonales chez
le rat par exemple[45], montrant une bonne ade´quation avec les donne´es histologiques.
Cependant, cette technique n’est pas applicable en clinique, par le fait que la dure´e du
gradient de diffusion doit eˆtre courte (3ms), qu’il est ne´cessaire d’avoir des gradients
puissants (300mT/m), que le temps d’acquisition ne´cessaire reste tre`s long et qu’enfin,
il est ne´cessaire de connaˆıtre l’orientation des fibres.
Le second protocole, ActiveAx[46] a pour but de pouvoir re´aliser ces mesures dans un
temps cliniquement acceptable. Pour ce faire, le nombre de mesures a e´te´ re´duites en
optimisant les parame`tres de se´quences par rapport aux parame`tres a priori des tissus
et aux contraintes mate´rielles et de se´curite´. Il a ainsi e´te´ montre´[47] qu’il e´tait possible,
en utilisant 4 jeux de parame`tres de se´quences diffe´rents (variant les temps de diffusion
et la ponde´ration) et en mesurant le long de 90 orientations, le diame`tre axonal dans le
corps calleux chez l’homme et chez le singe. Le mode`le de tissu inte`gre une composante
pour tenir compte de la contamination due au liquide ce´phalo-rachidien. Il s’agit ici non
pas de l’estimation d’une distribution mais de l’e´valuation d’un diame`tre moyen de la





permet donc dans un temps cliniquement acceptable d’extraire des parame`tres cytoar-
chitecturaux. Cependant, une e´tude re´cente[48] a montre´ que l’indice estime´ de taille
[44]Yaniv Assaf et al.: Axcaliber: A method for measuring axon diameter distribution from diffusion
MRI, in: Magnetic Resonance in Medicine 59.6 (2008), pp. 1347–1354.
[45]D. Barazany et al.: In-vivo Measurement of the Axon Diameter Distribution in the Rat’s Corpus
Callosum, in: Brain 2009.
[46]Alexander: A general framework for experiment design in diffusion MRI and its application in
measuring direct tissue-microstructure features (see n. [2]).
[47]Daniel C. Alexander et al.: Orientationally invariant indices of axon diameter and density from
diffusion {MRI}, in: NeuroImage 52.4 (2010), pp. 1374 –1389.
[48]Tim B. Dyrby et al.: Contrast and stability of the axon diameter index from microstructure imaging
with diffusion MRI, in: Magnetic Resonance in Medicine 70.3 (2013), pp. 711–721.
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Figure 5: Two-pool cylinder and sphere model : in blue the slow pool, in red the fast
pool
axonale de´pendait fortement de l’amplitude du gradient fourni, du SNR et de la dis-
persion des tailles re´elles des axones (puisque l’indice ”re´sume” les diame`tres axonaux
sur toute une population). Ils existent une borne infe´rieure et une borne supe´rieure
pour laquelle il est difficile d’estimer de manie`re correcte les diame`tres re´els. La borne
infe´rieure est essentiellement due au fait que le gradient limite´ des applications cliniques
ne permettent pas de re´duire suffisamment le temps de diffusion, et donc d’eˆtre sensible a`
de plus petites structures. La borne supe´rieure vient du proble`me inverse, le besoin d’un
SNR suffisamment e´leve´ pour bien interpre´ter les donne´es empeˆchent d’atteindre des
temps de diffusion suffisamment longs. Ne´anmoins ce protocole fournit des parame`tres
cytoarchitecturaux qui s’ave`rent re´ve´lateurs de l’orgnisation du tissu et peut permettre
des e´tudes comparatives entre sujets controˆles et sujets malades. Ces deux protocoles
re´ve`lent une surestimation syste´matique des plus petits axones, explique´e partiellement
par la force limite´e du gradient. La prochaine section propose un nouveau mode`le pou-
vant potentiellement aider a` diminuer cette surestimation.
Les expe´riences a` temps de diffusion long utilisant la se´quence PGSE permettent e´galement
d’extraire des tailles de structures ordonne´es paralle`les car a` temps longs, on observe
un phe´nome`ne de diffraction, et plusieurs minima apparaissent qui peuvent directement
eˆtre relie´s a` la taille caracte´ristique des structures. Mais ces expe´riences demandes des
valeurs de q tre`s hautes, non re´alisables en clinique et reposent sur une organisation tre`s
re´gulie`re du tissu pour pouvoir observer ces minima.
5.2.1.2 Mode`le a` deux pools Dans cette the`se, nous avons de´veloppe´ l’expression
du signal pour un mode`le axonal a` deux couches, l’une autour des membranes, car-
acte´rise´e par une diffusivite´ lente, l’autre plus loin des membranes, caracte´rise´e par
une diffusivite´ rapide. La figure 5 montre la configuration de ces deux pools pour le
cas de l’axone (cylindre) ou d’une cellule (sphe`re). Ce mode`le tient compte de la na-
ture biphasique de l’eau, et pourrait aider a` ame´liorer la pre´cision des tailles d’axones
estime´es. L’expression du signal a e´te´ calcule´e pour une se´quence PGSE en tenant
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compte de la dure´e des gradients de diffusion. L’atte´nuation du signal a pour e´quation:
E = frapideErapide⊥Efast‖ + flentElent⊥Elent‖. La partie a` diffusivite´ rapide correspond
au processus de diffusion dans un cylindre[49] alors que la partie a` diffusivite´ lente cor-
respond a` la diffusion dans un anneau. Paralle`lement aux axones, le propagateur de
diffusion est de´fini Gaussien. Nous avons e´galement de´velopper l’expression du signal
pour une sphe`re a` deux couches.
5.2.2 Autres se´quences de diffusion
La se´quence PGSE est la se´quence la plus largement utilise´e en diffusion, mais celles-
ci montrent quelques limites, notamment par le fait que le temps de diffusion le plus
petit atteignable est limite´e par la dure´e finie du gradient de diffusion ou encore que
pour observer le phe´nome`ne de diffraction, il est ne´cessaire d’atteindre des valeurs de q
e´leve´es. La se´quence a` double PGSE[50], compose´e de deux PGSE successives se´pare´es
d’un temps de ”me´lange” et avec la possibilite´ de changer l’orientation entre les deux
paires de gradients propose une alternative a` la PGSE, re´duisant notamment les valeurs
de q ne´cessaires pour observer des phe´nome`nes de diffraction[51] et permettant d’estimer
des tailles de structures a` plus petites valeurs de q et d’observer les effets d’anisotropie
locale graˆce a` la de´pendance du signal par rapport a` l’angle entre les paires de gra-
dients[52][53] . D’autre part, les se´quences a` gradients oscillants (OGSE) de type si-
nusoidal ou trapezoidal permettent d’atteindre des temps de diffusion beaucoup plus
courts et donnent ainsi acce`s a` de plus petites structures mais ne´cessitent des gradients
puissants pour obtenir une ponde´ration en diffusion suffisante. Ces se´quences peuvent
eˆtre utilise´es pour e´tudier le processus de diffusion dans l’espace fre´quentiel et ainsi a`
temps tre`s courts d’estimer des parame`tres tels que le rapport surface sur volume des
structures sous-jacentes[54][55][56]. Elles peuvent e´galement eˆtre utilise´es a` la place d’une
[49]P. Van Gelderen et al.: Evaluation of restricted diffusion in cylinders. Phosphocreatine in rabbit leg
muscle. In: J.Magn.Reson B 103 (1994), pp. 255–260.
[50]Partha P. Mitra: Multiple wave-vector extensions of the NMR pulsed-field-gradient spin-echo diffu-
sion measurement, in: Phys. Rev. B 51 (21 1995), pp. 15074–15078.
[51]Evren O¨zarslan et al.: MR diffusion–“diffraction” phenomenon in multi-pulse-field-gradient experi-
ments, in: Journal of Magnetic Resonance 188.2 (2007), pp. 285 –294.
[52]E. Ozarslan et al.: Microscopic anisotropy revealed by NMR double pulsed field gradient experiments
with arbitrary timing parameters. In: The Journal of chemical physics 128.15 (Apr. 21, 2008).
[53]Noam Shemesh et al.: Measuring small compartmental dimensions with low-q angular double-PGSE
NMR: The effect of experimental parameters on signal decay, in: Journal of Magnetic Resonance 198.1
(2009), pp. 15 –23.
[54]Pabitra N. Sen: Time-dependent diffusion coefficient as a probe of geometry, in: Concepts in Mag-
netic Resonance Part A 23A.1 (2004), pp. 1–21.
[55]Junzhong Xu et al.: Quantitative characterization of tissue microstructure with temporal diffusion
spectroscopy, in: Journal of Magnetic Resonance 200.2 (2009), pp. 189 –197.
[56]Dmitry S. Novikov et al.: Surface-to-volume ratio with oscillating gradients, in: Journal of Magnetic
Resonance 210.1 (2011), pp. 141 –145.
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Figure 6: Diagramme de la se´quence arbitraire extrait de[60]
se´quence PGSE pour e´chantilloner l’espace Q[57]. Une alternative a` ces se´quences est
le de´veloppement de se´quences dont la forme de gradients est optimise´e en fonction du
mode`le de tissu et des contraintes impose´es par le syste`me IRM[58][59]. Ces se´quences suiv-
ent le principe d’optimisation d’ActiveAx et permettent de fournir des formes qui vont
optimiser la pre´cision des parame`tres structurels estime´s. Ces se´quences ont e´te´ pour
l’instant teste´es sur des syste`mes pre´cliniques. Dans cette the`se, nous avons de´veloppe´
une se´quence sur les syste`mes 3T et 7T humains qui permet d’obtenir n’importe quelle
forme de gradients. Celle-ci a e´te´ teste´e sur un fantoˆme de diffusion ainsi que sur un
sujet humain et valide´e en la comparant aux re´sultats obtenus par une PGSE a` b-value
e´quivalente.
Chapitre 6: Cartographie de la microstructure de la matie`re
blanche
6.1 Calibration axonale du corps calleux a` 7 Teslas
La se´quence que nous avons de´veloppe´e a d’abord e´te´ utilise´e pour e´tudier la microstruc-
ture du corps calleux a` 7 Teslas sur 14 sujets sains. Le protocole est constitue´ de 10
profils PGSE permettant de couvrir des temps de diffusion allant de 19ms a` 61ms (voir
figure 7).
[57]B. Siow et al.: Axon radius estimation with Oscillating Gradient Spin Echo (OGSE) Diffusion MRI,
in: The Open-Access Journal for the Basic Principles of Diffusion Theory, Experiment and Application
18 (2013), pp. 1–6.
[58]Drobnjak et al.: Optimizing gradient waveforms for microstructure sensitivity in diffusion-weighted
MR (see n. [3]).
[59]Ivana Drobnjak et al.: Optimising time-varying gradient orientation for microstructure sensitivity
in diffusion-weighted {MR}, in: Journal of Magnetic Resonance 212.2 (2011), pp. 344 –354.
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Figure 7: Protocole utilise´ pour cartographier la microstructure du corps calleux
Le mode`le ge´ome´trique utilise´ est celui de´veloppe´ dans[61], incluant un compartiment
associe´ au liquide ce´phalo-rachidien. Un algorithme de chaˆıne de Markov Monte Carlo
(MCMC) a e´te´ applique´ pour extraire les distributions a posteriori des parame`tres. Les
valeurs finales des parame`tres ont e´te´ calcule´es en moyennant les e´chantillons obtenus.Ainsi
le rayon et la densite´ des axones ont e´te´ extraits le long du corps calleux pour chaque
sujet et un profil moyen de ces parame`tres a e´te´ calcule´ le long du corps calleux (voir
Figure 8). L’estimation des parame`tres de´pend peu des valeurs initiales impose´es a`
l’algorithme MCMC et l’utilisation de 10 profils ainsi que le plus grand rapport signal
sur bruit apporte´ par le haut champ, garantissent une stabilite´ des re´sultats. D’autre
part, les corre´lations entre les parame`tres microstructurels et la FA, l’ADC et les dif-
fusivite´s transverse et paralle`le confirment que ces nouveaux parame`tres peuvent aider
a` la compre´hension de l’origine microstructurelle des diffe´rences de FA, par exemple,
observe´es dans des cas pathologiques. Si les re´sultats corroborent les observations his-
tologiques (plus grands diame`tres de fibres au niveau du corps du corps calleux et plus
grande densite´ axonale dans le genou et le splenium), les diame`tres axonaux restent
surestime´s, ce qui peut eˆtre explique´ notamment par le gradient limite´ du 7 Teslas.
L’utilisation du mode`le a` deux pools pourraient e´galement aider a` re´duire cette suresti-
mation.
6.2 Utilisation du mode`le a` deux couches pour re´duire la surestimation:
e´tude the´orique
Dans cette the`se, nous avons montre´ qu’en appliquant un gradient perpendiculaire a`
l’axone pour une dure´e de gradient proche du temps de se´paration des deux gradients
(δ = 29ms, ∆ = 35ms, correspondant a` des conditions cliniques), l’atte´nuation obtenue
[61]Alexander et al.: Orientationally invariant indices of axon diameter and density from diffusion {MRI}
(see n. [47]).
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Figure 8: Average profile of white matter fraction and radius estimates and the
derived axon density along the Corpus Callosum from 14 subjects
avec le mode`le simple du cylindre correspond a` celle d’un mode`le a` deux couches dont le
rayon interne est plus petit. En prenant comme valeur D = 10−10m2/s pour la diffusivite´
lente et D = 10−9m2/s pour la diffusivite´ rapide, ce phe´nome`ne est observe´ pour les plus
petits rayons (voir figure 9 pour un rayon initial d’un micron) et augmente avec la taille
de la couche. Cette premie`re e´tude the´orique indique que potentiellement l’utilisation
de ce mode`le a` deux couches pourraient aider a` re´duire le proble`me de surestimation des
petits rayons axonaux.
6.3 Etudes en cours
Les travaux de cette the`se interviennent acutellement dans plusieurs e´tudes. Premie`rement,
une se´quence a` gradients arbitraires est actuellement utilise´e sur le syste`me 7 Teslas.
Cette se´quence a e´te´ optimise´e pour un rayon de 5µm en imposant les contraintes de
notre scanner. Les re´sultats vont eˆtre compare´s aux re´sultats obtenus avec la PGSE.
Deuxie`mement, cette se´quence a e´galement e´te´ utilise´e sur le 3T de NeuroSpin dans
l’e´tude de la microstructure du corps calleux chez une cohorte d’autistes. Des e´tudes
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Figure 9: Signal attenuation for an axon of radius of 1µm; Left: using the two-pool
model and right: using the simple cylinder model
pre´ce´dentes[62][63][64] ont rapporte´ une baisse de FA et une augmentation de la diffu-
sivite´ moyenne et radiale (au niveau du genou, du splenium et au niveau global du corps
calleux). Les re´sultats pre´liminaires de notre e´tudes sur 10 patients et 10 controˆles
montrent des diffe´rences siginificatives en FA, rayon et fraction de matie`re blanche au
niveau du genou et une diffe´rence au niveau de la fraction de matie`re blanche au niveau
de l’isthme. Mais ces re´sultats montrent une tre`s grande variabilite´ du fait du gradi-
ent limite´ (26mT/m) et pourraient eˆtre ame´liore´s notamment en scannant davantage de
sujets et sur un syste`me 7Teslas.
Chapitre 7: Conclusion
Cette the`se avait pour but de de´velopper des outils me´thodologiques pour e´tudier la
microstructure du cerveau graˆce a` l’IRM quantitative et l’IRM de diffusion. Dans un
premier temps, nous avons construits des atlas a` haute re´solution des temps de relaxation
[62]Andrew L. Alexander et al.: Diffusion tensor imaging of the corpus callosum in Autism, in: Neu-
roImage 34.1 (2007), pp. 61 –73.
[63]Naama Barnea-Goraly et al.: White matter structure in autism: preliminary evidence from diffusion
tensor imaging, in: Biological Psychiatry 55.3 (2004), pp. 323 –326.
[64]Rong Chen et al., in:
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et construits des profils de ces temps ainsi que des parame`tres de diffusion le long des
grands faisceaux de matie`res blanches. Ceci a permis d’e´tudier les corre´lations entre
ces diffe´rents parame`tres ainsi que l’asymme´trie interhe´misphe´rique. Ce travail a e´te´
soumis au journal NeuroImage. D’autre part nous avons cartographie´ le rayon et la
densite´ des axones du corps calleux de 14 sujets a` 7 Teslas en utilisant la se´quence
PGSE. Cependant le proble`me de la surestimation des rayons axonaux reste, malgre´
une variabilite´ entre sujets re´duites. C’est pour cette raison que nous avons d’une part
de´veloppe´ une se´quence a` gradients arbitraires, de manie`re a` estimer de manie`re plus
pre´cise les parame`tres de microstructure via un processus d’optimisation mais aussi
que nous avons propose´ un nouveau mode`le a` deux couches de diffusivite´s diffe´rentes
de l’axone. Ces deux dernie`res contributions vont eˆtre teste´es sur les sujets dont la
structure du corps calleux a e´te´ cartographie´e en utilisant la se´quence PGSE a` 7Teslas.
Les travaux futurs se concentreront sur la construction d’une cartographie des diame`tres
des axones pour la base ARCHI, la comparaison des gradients a` formes optimise´es avec
la PGSE, des applications cliniques multiples (dyslexie, autisme...) et aussi l’e´valuation
en temps re´el des tailles d’axones (projet PediART).
